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The purpose of this research is to perform a region segmentation with high accuracy with cone-beam CT 
images. In order to realize this region segmentation, we used a photon counting detector that was able to 
count the number of photons having a specified energy. We used a singular value decomposition method 
for the purpose of decomposing materials. In order to evaluate the performance of the material 
decomposition using the data acquired with a photon counting detector, we performed simulations with a 
Monte Carlo method to make projection data. And then, we evaluated the material decomposition method 
using media consisted of a human-body such as muscle and bone. 
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１． はじめに 
日本人の死亡原因の第一位は悪性新生物によるもので
あり、罹患者の数は年々増加の一途を辿っている。その悪
性新生物、いわゆるがんの治療方法は大きく 3 つに分類
される。一つは手術療法であり、がんの病巣を外科手術に
よって切除する方法である。二つ目は、化学(薬物) 療法
である。この方法は、身体に抗がん剤を投与し、がん細胞
を死滅させたり、進行を遅らせたりすることが可能であ
る。三つ目として、放射線療法があげられ、がんの病巣に
放射線を照射し、がん細胞を死滅させる。この中で、放射
線療法はがんの病巣のみに効果を及ぼす局所療法である
ため負担が小さく、さらに臓器の形態や機能の保存が可
能な治療法である。このことから、非侵襲的で後遺症の少
ない放射線治療は、がん治療において大きな役割を占め
ている。以下に、放射線治療について詳述する。 
放射線治療では、病巣に対する放射線の照射位置を治
療計画通りに合わせることが非常に重要である。そのた
め、近年、治療時に画像情報を取得し位置の補正を行う手
法が開発された。この技術は画像誘導放射線治療(image 
guided radiation therapy：IGRT[1])と呼ばれている。IGRT を
用いた位置補正に用いられる画像を取得する装置として、
治療機に装着されたコーンビーム CT(CBCT)がしばしば
使用されている。この治療用 CBCT では、2 次元の平面検
出器が用いられているが、一般にコリメータが付いてい
ないため、散乱線の影響を強く受けることにより再構成
画像の定量性が失われる。よって、現在では CBCT 画像
の利用は照射位置の補正や臓器状態の確認にとどまって
いる。この CBCT 画像は通常、複数回にわたって行われ
る放射線治療ごとに取得される。しかし、散乱線の影響に
よる画質の劣化により正確な領域分割は困難になる。よ
って、CBCT 画像において正確な領域分割が可能になれ
ば、その利用範囲が拡大し、線量計算に利用できるものと
考えらえる。 
X 線 CT を利用した領域分割、いわゆる媒質の分離は、
それぞれの媒質ごとに固有な質量減衰係数を用いること
で可能になる。媒質分離手法として、一般に 2 種類の異
なる X 線エネルギーを照射することで得られるデータか
ら、X 線の透過率の差を計算することで媒質を特定する
二重エネルギーX 線吸収測定法[2]があるが、患者に対す
る被曝量の増加や、媒質から得られる質量減衰係数のみ
を用いた手法であるため、高精度に媒質分離が出来ない
という問題点がある。 
この二重エネルギーX 線吸収測定法では、一般的にシ
ンチレーション型検出器によって取得されるデータが用
いられる。シンチレーション型検出器は、X 線のエネルギ
ーをすべて積分して測定する検出器であり、その特性か
ら高いフラックスで測定ができるという利点があるが、X
線のエネルギー情報が失われるという欠点がある。この
エネルギー積分型検出器とよばれるシンチレーション型
検出器に対して、近年注目されているのが、次で述べるフ
ォトンカウンティング型検出器[3]-[5]である。 
フォトンカウンティング型検出器は、X 線を光子数と
してカウントすることが可能であるため、エネルギー積
分型検出器では失われる光子のエネルギー情報を得るこ
とができる。そのため、任意のエネルギーの閾値を設定す
ることで、それぞれのエネルギー帯ごとの情報を取り出
すことが可能である。これにより、X 線のエネルギーに依
存した関数である物質の線減衰係数をより正確に得るこ
とができる。 
本研究の目的は、X 線を光子数としてカウントするこ
とが可能な、フォトンカウンティング型検出器を用いる
ことで、CBCT 画像における正確な領域分割を行うことで
ある。研究の方法として、モンテカルロ法を用いた光子輸
送シミュレーションにより得られるデータを用いて、領
域分割の検討を行った。 
 
２． 媒質分離手法 
特異値分解(Singular Value Decomposition : SVD[6])とは、
任意の形の行列を分解することができる手法である。任
意の ×行列は、 
 
TVUA Σ=    (1) 
 
と分解できる。ここで、 
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Σの対角要素はの特異値と呼ばれ、の固有値の平方根
で表される。また、は次直交行列であり、各列をの
左特異ベクトル、は次直交行列での右特異ベクトル
と呼ぶ。 
 	 = の線形変換について考えると、 
 
        xVUy TΣ=                     (4) 
 
と表すことができる。 
 この式に左からを掛けると、 
 
xVyU TT Σ=                    (5) 
 
となり、対角行列には逆行列が存在するため、Σが存
在する。よって、 
 
xVyU TT =Σ−1                   (6) 
 
と変形することができ、左からを掛けると、 
 
xyUV T =Σ−1                    (7) 
 
となる。以上より、の擬似逆行列 = Σを得る
ことができる。 
 混合物の線減衰係数は線形結合ではない。よってデー
タに対して特異値分解を行う際、画像の再構成値に対し
て処理を行うことができない。そこで、混合物の線減衰
係数を変形し、投影データに対して特異値分解を行う。 
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ここで、ρは混合物の密度、は媒質が含まれる割合、
はの areal density( = ρ ∗ )、 はの質量減衰係数
を表している。エネルギーウィンドウの数をとすると、
スペクトル()は、 
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 投影データのベクトル、質量減衰係数の行列、面密
度のベクトルとすると、 
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となり、投影データは以下の行列の形で表すことができ
る。 
 
MdT =    (11) 
 
 この得られた数式において、特異値分解によりの擬
似逆行列を求め、を算出する。 
 
３． シミュレーション条件 
本シミュレーションでは、X 線管の管電圧を 90kV に設
定しシミュレーションを行った。図 1 に管電圧 90kV、フ
ィルタとしてアルミフィルタ 10mm を使用した場合のエ
ネルギースペクトルを示す。 
 図 1 エネルギースペクトル[管電圧:90kV] 
 
(1) 特異値分解を用いた媒質分離 
 特異値分解による媒質分離の精度を検証するために、
固有値が大きくなる媒質の組み合わせを用いてシミュレ
ーションを行った。使用した媒質は、水、カルシウム
(50%)、ガドペンテト酸メグルミン(10%)、金コロイド
(3.0wt%)の 4 種類である。シミュレーション条件を表 1
に示し、ジオメトリを図 2 に示す。 
 
表 1 シミュレーション条件 
光子数 200000 counts / pixel 
オブジェクトサイズ 128×128 pixels 
検出器サイズ 128 pixels 
ピクセルサイズ 0.05×0.05 
投影数 360 views 
bin0 
bin1 
bin2 
bin3 
36-50 keV 
51-64 keV 
65-80 keV 
81-90 keV 
 
 
図 2 ジオメトリ 
 
(2) 人体を構成する媒質を用いたシミュレーション 
a) シミュレーション 1 
CBCT では散乱線の影響による画質の劣化で領域の分
割が困難になる。そこで、本シミュレーションでは人体
を構成する筋肉、骨を媒質として用いてシミュレーショ
ンを行った。図 3 にジオメトリを示す。 
 
 
図 3 ジオメトリ 
 
b) シミュレーション 2 
 次に、ファントムのサイズを変化させ、シミュレーシ
ョン条件を CBCT の測定条件に合わせたシミュレーショ
ンを行った。シミュレーション条件を表 2 に、ジオメト
リを図 4 に示す。 
 
表 2 シミュレーション条件 
光子数 1000000 counts / pixel 
オブジェクトサイズ 128×128 pixels 
検出器サイズ 256 pixels 
ピクセルサイズ 0.1×0.1 
投影数 360 views 
bin0 
bin1 
bin2 
bin3 
36-50 keV 
51-64 keV 
65-80 keV 
81-90 keV 
 
 
図 4 ジオメトリ 
 
c) シミュレーション 3 
 シミュレーション 2 において、ビームハードニングの
影響を低減させるために、使用されている bin0～bin3 の
うち、低エネルギー帯の光子が検出される bin0 の情報を
除いて同様のシミュレーションを行った。 
d) シミュレーション 4 
 シミュレーション 3 において、得られた結果に対しビ
ームハードニング補正を行った。使用したビームハード
ニングの補正法を以下の(12)、(13)式に示す。 
補正関数ℎ(,  )は、線減衰係数の値を!、円の中心か
らの距離をとすると、 
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で表すことができる。ここで、 はエネルギーbin を、"
は極座標系における原点にセットされた画像の中心を表
している。また、#$%はファントムの中心からファント
ムのエッジまでの距離である。 
補正画像ℎ!,&(, ')は、(12)式を用いて、 
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で求められる。 
 
４． 結果 
(1) 特異値分解を用いた媒質分離 
 固有値の大きい組み合わせにおいて、特異値分解を用
いて媒質分離を行った結果を図 5 に示す。また、各媒質
の密度の理論値と測定値の比較結果を表 3 に示す。 
 
  
(a) 水画像     (b) Gd 画像 
 
  
(c) Au 画像     (d) Ca 画像 
図 5 分離画像 
 
表 3 密度の推定 
 
理論値 測定値 誤差率 
H) 1.000 1.050 5.0% 
Gd 0.115 0.109 5.5% 
Au 0.034 0.032 4.0% 
Ca 0.602 0.553 8.1% 
 
(2) 人体を構成する媒質を用いたシミュレーション 
a) シミュレーション 1 
 人体を構成する媒質を用いて媒質分離を行った結果
を図 6 に示す。また、各媒質の密度の理論値と測定値
の比較結果を表 4 に示す。 
 
   
         (a) Muscle 画像    (b) Skelton 画像 
図 6 分離画像 
 
表 4 密度の推定 
 
実測密度 測定値 誤差率 
Muscle 1.075 1.020 5.1% 
Skelton 1.623 1.594 1.7% 
 
b) シミュレーション 2 
 ファントムサイズを人体に近づけ、測定条件を実機の
CBCT に合わせて得られたデータに対し、媒質分離を行
った画像を図 7 に示す。また、各媒質の密度の実測密度
と測定値の比較結果を表 5 に示す。 
 
   
(a) Muscle 画像     (b) Skelton 画像 
図 7 分離画像 
 
表 5 密度の推定 
 
実測密度 測定値 誤差率 
Muscle 1.075 1.205 12.1% 
Skelton 1.623 0.627 61.4% 
 
c) シミュレーション 3 
シミュレーション 2 において、ビームハードニングの
影響を低減させるために、使用されている bin0～bin4 の
うち、低エネルギー帯の光子が検出される bin0 の情報を
除いて媒質分離を行った結果を図 8 に示す。また、各媒
質の密度の実測密度と測定値の比較結果を表 6 に示す。 
 
   
(a) Muscle 画像    (b) Skelton 画像 
図 8 分離画像 
 
 
 
表 6 密度の推定 
 
実測密度 測定値 誤差率 
Muscle 1.075 1.217 13.2% 
Skelton 1.623 0.967 40.4% 
 
d) シミュレーション 4 
シミュレーション 3 で得られた画像において、ビーム
ハードニング補正を行った結果を図 9 に示す。また、各
媒質の密度の実測密度と測定値の比較結果を表 7に示す。 
 
   
(a) Muscle 画像    (b) Skelton 画像 
図 9 分離画像 
 
表 7 密度の推定 
 
実測密度 測定値 誤差率 
Muscle 1.075 1.217 13.2% 
Skelton 1.623 1.201 26.0% 
 
５． 考察 
(1) 固有値が大きい組み合わせでの媒質分離 
特異値分解を用いた媒質分離の画像を見てみると、密
度の推定のうちカルシウムの誤差率が最も高くなってい
るが、これはカルシウムの線減衰係数が他の 3 媒質の値
よりも高いため、ビームハードニングの影響により誤差
が生じたと考えられる。しかし、誤差はあるものの、因子
画像からも見て取れるように、混合物の分離に成功して
いるということから、媒質分離の手法として特異値分解
の有効性が確認できる。 
(2) 人体を構成する媒質を用いたシミュレーション 
シミュレーション 1 における実測密度と測定値に対す
る誤差率では、筋肉の画像で 5.1%、骨の画像で 1.7%と精
度よく分離されている。これは、媒質の径が小さいことに
より、散乱線やビームハードニングの影響を受けにくい
ためであると考えられる。次に、実際の治療用 CBCT で
用いられている測定条件に変更したシミュレーション 2
では、骨の画像において誤差率が 61.4%と高くなってお
り、精度よく分離できなかった。これは、回転中心に近づ
くほど再構成値が低くなっていることから、ビームハー
ドニングの影響を大きく受けているためであると考えら
れる。そこで、シミュレーション 3 では、ビームハードニ
ングの影響を低下させるために、bin0〜bin3 のうち低エネ
ルギー帯で収集される bin0 のデータを使用せずに、同様
のシミュレーションを行った。しかし、骨の画像において、
誤差率が 40.4%となり、完全には影響を取り除くことがで
きなかった。そこで、シミュレーション 3 で得られた分
離画像に対して、ビームハードニング補正を行った。結果
を見ると、誤差率は 26.0%と低下したものの、依然高いこ
とが確認される。筋肉の画像では、散乱線が大きく誤差率
に影響しているため、散乱線の補正の検討についても考
えなければならない。 
 
６． まとめ 
本研究では特異値分解による媒質分離について検討し
た。フォトンカウンティング型検出器では任意のエネル
ギーの閾値を設定することで、エネルギーbin ごとにデー
タを収集することが可能である。そのエネルギーbin ごと
に得られたデータを使用して媒質分離を行った結果、水、
Ca、Au、Gd といった固有値の大きい組み合わせの場合、
精度よく分離することができた。また、人体を構成する筋
肉や、骨といった媒質を用いた場合、媒質の径が小さけれ
ば精度の良い分離が可能であるが、径を大きくすると、散
乱線やビームハードニングの影響により媒質分離が困難
となった。しかし、エネルギーbin の設定やビームハード
ニングの補正を行うことで、精度を向上させられること
を示した。 
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